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1.1 再生医療 
近年の医療技術の発展に伴い，再生医療の分野も着実に進歩を遂げている．再生医療の
先進的な技術としては，2007年に京都大学の山中教授らによって，ES細胞（胚性幹細胞）
と差異のない能力を持ったiPS細胞（人工多能性幹細胞）の開発に成功したことが挙げられ
よう[1]．2012年には，その研究成果によりノーベル生理学・医学賞をJohn Gurdon博士と共
同受賞したことは記憶に新しい．2013年4月には再生医療推進法の可決により，医療機関だ
けでなく企業や外部機関の再生医療分野の産業進出が可能となった．同11月には再生医療に
用いる製品を，従来の医薬品とは異なる新たな分野として定義した改正薬事法と，医療行
為として提供される再生医療について定めた再生医療新法が公布され，再生医療に関する
法制度が整いつつある． 
上記のように，iPS細胞を筆頭に，現在，様々な再生医療に関する研究が数多く行われて
いるが，その背景には既存の技術では限界があり，それを補うために新たなリスクが生じ
るという現実がある．臓器移植ではドナー不足という社会的問題を抱えている上[2]，移植
手術を行ったとしても拒絶反応を起こすこともあるため，それを抑制するために免疫抑制
剤を投与し続けなければならない．免疫抑制剤の投与によって免疫力が低下し，様々な疾
患に罹りやすくなる他，副作用により心身への負担も掛かる[3]．同様に，人工心臓などの
人工臓器においてもその機械的寿命は永久的なものではなく，数年から数十年単位で新し
いものへの再置換及び定期的なメンテナンスを行う必要がある．また，これらは身体にお
ける状態の変化に細かく対応することが難しく，運動などといった行動に制限が出てくる．
以上のような精神的及び身体的負担により，QOL（Quality Of Life）が大きく損なわれる恐
れがある．これらの問題を解決するためには，拒絶反応を起こさず，なおかつ術後には自
己化される技術が必要である． 
 
1.2 組織工学 
現在，拒絶反応を起こさない移植術として，患者から細胞を取り出し，組織を構築した
後，欠損部に移植する細胞シートを用いる組織工学的手法がある．この技術により，細胞
培養ディッシュから形状を維持したまま細胞を剥がし，重ねることで積層した組織の作製
が可能となった．角膜や表皮などといった二次元的構造体及び血管構造を有しない小型組
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織をin vitroで構築後に，患部に移植することができ，近年では細胞シートによる自家培養角
膜が臨床応用の段階まで進んでいる[4]．しかし骨格筋のような大型の三次元組織の構築は
細胞シートでは未だできていない．それは，大型の組織になるほど全体に栄養を行き渡せ
る血管構造が必要であり，これが存在しない細胞シートでは三次元構造の維持が困難なた
めである．そのため，様々な組織工学的アプローチで骨格筋などの組織再建が検討されて
いる[5-6]．一般的に，組織工学では足場となるスキャフォールド，細胞，そして生理活性
物質を組み合わせて移植することにより，生体機能を代替し組織の再建を図ることを意図
している．その機序としては，生分解性高分子で成形したスキャフォールドを損傷部位に
留置することで，細胞接着，増殖の場とする．また，細胞増殖因子や細胞をキャリア内に
含ませて生体に移植することで，細胞増殖因子が徐放あるいは細胞が遊走することによっ
て周囲組織を活性化させる[7]．このような組織工学の概念は，1993年にLanger教授とVacanti
教授により細胞，成長因子，そして足場という3つの要素により組織が再生できると提唱し
たことに由来する[8]．より工学的なアプローチとしては，in vitroで生体細胞をスキャフォ
ールドに播種し，培養を行うことで生体類似組織を形成してから生体内に移植することで
欠損部を置換させる方法もある[9-11]．しかしながら，血管構造をもつ組織の構築が困難で
あるため，この作製手法による組織の大きさは限定されてしまう．いずれも大きな組織欠
損の場合ではスキャフォールドが重要であるため[9-10,12-13]，その構成材料について多く
の研究が行われている[14-17]． 
 
1.3 スキャフォールドと細胞外マトリックス 
組織工学におけるスキャフォールドは，生体組織においては細胞外マトリックス
（Extracellular matrix：ECM）と呼ばれる細胞間物質に該当する．ECMは組織の再建の補助
に重要な存在であり，細胞，組織や器官の構造を支持する機械的な足場としての役割を果
たし，それと同時に細胞の接着，増殖や分化を誘導する働きを併せ持つ．ECMの主成分は
線維性のコラーゲンやエラスチンであり，これらが網目状の骨格を作り出している．これ
にプロテオグリカンなどの複合糖質やフィブロネクチンなどの糖蛋白質が加わり，これら
が絡み合って複雑な構造体が成されている．生体組織は，組織として新たな機能を発現及
び維持するため，多数の細胞が有機的に連携できる必要がある．このように多数の細胞が
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集合して，生体の組織，器官の機能を発揮できるような形態を形成し，維持する上でECM
は必須要素となる．ECMの主成分であるコラーゲンは単体でも有用性を発揮することが可
能であり，これまでにも培養容器のコーティング材料や三次元ゲル包埋培養用の材料とし
て広く利用されてきたことから，組織工学におけるスキャフォールドでも中心的素材とし
て扱われている． 
 
1.4 骨格筋の構造と三次元培養骨格筋 
骨格筋は筋線維と呼ばれる数千の円柱状の細胞によって構成された組織である．筋線維
は筋束という形でまとめられており，互いに平行して並んでいる．これは骨格筋における
骨格筋細胞における形態的特徴の一つであり，筋が収縮する方向に沿って長く細いことが
挙げられる．ヒトの骨格筋線維は直径約0.05～0.1mmであり，その長さは数mm～数十mmに
もなる．この筋線維内には筋原線維と呼ばれる円柱状の構造体がある．筋原線維の直径は
約1µmであり，これも筋線維と同様に収縮方向に平行して，全長にわたって延びている．こ
の筋原線維は力発生の最小単位であるフィラメントと呼ばれる構造体によって構成されて
おり，これは分子的機構にまで至る． 
これと同様に in vitro での培養筋組織を細く長い形態に構築するためには，筋芽細胞の増
殖，分化がしやすい一軸方向に配向した環境が必要である．この構造的特性よって筋芽細
胞が並行及び吸着し，またその分化する方向が決定づけられる．それにより骨格筋と同様
の形態を形成することができ，大きな力を発生できると考えられる．培養皿を用いた筋芽
細胞の平面培養では長期間の培養により，培養接着面から剥がれ，培養の継続が難しくな
る．また，筋線維が整列しておらず，張力を発揮するための腱を持たないため，収縮特性
についての評価が困難である．様々なアプローチで三次元での培養骨格筋などの組織を作
製する方法が報告されているが[5-6]，生体組織と遜色ないほどの機能を有する in vitro での
組織構築は出来ていない．これらのことから収縮運動の評価が可能な三次元状の組織を作
り出す事は極めて重要である．本研究の前駆として，Yamasaki らはコラーゲンゲルに比べ
て強度の高い生体由来無細胞組織を培養骨格筋の腱とし，筋芽細胞を包埋したコラーゲン
ゲルと複合化させることで両端に強度があり，かつ収縮運動の評価が可能である三次元培
養骨格筋を作製している[18]． 
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1.5 本研究の目的 
前述した通り，血管を有しない薄い組織は in vitro 培養で構築することが可能であるが，
血管を必要とするような大型組織や器官では深部まで栄養することが困難であり，厚い組
織の構築が成功した例は未だない．人工的な組織内において毛細血管構造の構築ができな
いことが主因であり，それが組織の大型化を阻んでいる．そこで，本研究ではまず，in vitro
で構築した組織を移植片として応用することを目的として，血管構造のような酸素や栄養
を供給する構造を持つコラーゲンスポンジからなるスキャフォールドを新規作製し，骨格
筋の再建を試みた． 
次に，生体外での培養骨格筋の創薬あるいは工学的応用を目的として，Yamasaki らが開
発した三次元培養骨格筋を基礎として，その収縮特性を詳細に検討した．重症筋無力症や
筋委縮性外側硬化症，筋ジストロフィーなど筋疾患の治療方の模索など，生理的な動態を
調査するには動物実験が行われてきたが，動物愛護の観点から極力実験動物の使用を控え
た創薬に切り替わりつつある．また，地球の人口は未だに増え続けており 2050 年の食肉需
要はおよそ 73％増加すると予想され食料難が危惧されている[19]．収縮特性の評価が可能で
ある培養筋は創薬や人工食肉，バイオアクチュエータなど応用例は多岐にわたる．そこで，
矩形波電気刺激を培養筋に与えながら培養し，等尺性収縮力と組織断面について検討した．
また，温熱ストレスによる培養筋の収縮特性について検討した他，培養筋がバイオアクチ
ュエータとして耐えうる性能であるかを検討した． 
以上，本研究では培養骨格筋について医学，創薬，工学への将来的な応用可能性につい
て，様々なアプローチから検討し，提案することを目的とした． 
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第 2章 
 
培養骨格筋の足場材料としての 
コラーゲンスポンジ 
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2.1 序言 
事故や病気などの原因により損傷を受けた組織や，腫瘍を摘出することで生じた欠損組
織を再生することを目的とした治療では，人工臓器による置換または臓器移植が行われて
いる．しかしながら，人工臓器では完全な機能回復が困難であることに加え，生体適合性
の問題も考慮しなければならず，また臓器移植では慢性的なドナー不足という問題を抱え
ている． 
近年，細胞移植等の再生医療技術を用いた自己組織の再建が注目されている．その方法
として細胞のみを標的部位に移植することもあるが，大きく欠損した組織の場合では，in 
vitro で生体細胞を細胞足場材料であるスキャフォールドに播種し，培養を行うことで生体
組織を形成して生体内に移植する，あるいは生体細胞をスキャフォールドに播種し，生体
内に埋入して生体内で生体組織の再生を誘導する，といった組織工学的手法が採られる
[9-11]．いずれも大きな組織欠損の場合ではスキャフォールドが重要であるため[9-10]，
[12-13]，その構成材料について多くの研究が行われてきたが[14-17]，その中でも代表例は
コラーゲンである．コラーゲンは細胞外マトリクスの主成分であり，細胞に対するレセプ
ターを持ち合わせている．特に接着依存性細胞はコラーゲン基質に接着し，増殖の促進や
分化誘導，形態形成などの効果を示すことから，培養容器のコーティング材料や，三次元
ゲル包埋培養用の材料として広く利用されている．本研究では，このような特徴を有する
コラーゲンをスポンジ状に成型し，スキャフォールド材料として利用し，最終的に骨格筋
の再建を図ろうとするものである． 
骨格筋は力の発揮等，主として力学的な仕事をする器官であり，組織としての再生能力
は高い．しかし，その過程は筋線維自体が再生するのではなく，筋線維周辺に存在する筋
芽細胞が互いに融合して多核筋管を形成し，その後成長する事で筋線維が再生される．し
たがって，組織工学的に培養骨格筋を構築するためには，骨格筋の発生過程と同様に筋芽
細胞から組織構築する必要があるとともに，スキャフォールドとして収縮機能を妨げない
弾性を有する材料が必要となる[20-22]．Yamazaki らはこれまでに，コラーゲンゲルを用い
た培養骨格筋の三次元構築について報告しているが[18]，ゲルを用いる特性上，血管構造の
欠如によりゲル内部の細胞まで栄養が行き届かず，また老廃物の排除も困難であった．そ
の結果，ゲル内部の細胞の維持が困難となり，この作製手法による三次元培養骨格筋の大
9 
 
きさは限定されてしまう．以上のことから，内部の細胞を継続して維持できるような環境
を整えたスキャフォールドを作成することが重要であり，そのためには高い空孔率と，栄
養が浸透しやすい連通性を有する構造を付与することが望まれる[16，23]． 
加えて，骨格筋組織は一軸方向に配向した筋線維の束で成り立っており，筋線維内には
筋原線維が多数存在している．つまり，増殖した筋芽細胞は互いに融合することで多核の
筋管細胞へと分化し，さらに成熟すると細く長い形態をとるようになる[24-27]．したがっ
て，このような形態の筋線維を再建するためには，スキャフォールド内部も一軸配向した
連通孔構造を有することが望ましいと考えられる． 
そこで本研究では，大型の培養骨格筋を作製することを目的として，組織深部への栄養
供給が可能であり，かつ老廃物の外部への排除が可能な，連通孔を有するスポンジ状のス
キャフォールドをコラーゲンから作製した．そして，連通孔を一軸配向させたもの，及び
配向させないものについて，等尺性収縮力および組織学的に評価した． 
 
2.2 方法 
2.2.1 一軸配向の多孔質コラーゲンスポンジの作製 
コラーゲンスポンジの鋳型としてテフロン®チューブ(φ13mm)を用いた．このチューブの
片方の端をパラフィンフィルムで塞ぎ，メタノールを含むコラーゲン溶液(Cellmatrix Type 
I-A, 新田ゼラチン)を充鎮した．その後，液体窒素の液面にチューブの端を 1 分間浸し，そ
のまま電動式タテ型フォースゲージスタンド (FGS-50V-L, 日本電産シンポ )を用いて
0.16mm/s の速度で徐々にチューブを液体窒素に漬け，凍結した．チューブ内の凍結したコ
ラーゲン溶液を取り出した後，凍結乾燥機(FRD-51, IWAKI)を用いて-50℃で 3 日間凍結乾燥
した．続いて VACUUM DRYING OVEN (VR-320, ADVANTEC)を用いて 120℃で 1 日間真空
熱架橋した後，得られたコラーゲンスポンジを，ジエチルエーテル，99%，90%，80%エタ
ノールの順に 1 日ごとに浸漬させた．最後に，脱気水に 3 回浸漬することで，一軸配向コ
ラーゲンスポンジ(Unidirectional Sponge (US))を得た． 
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2.2.2 無配向の多孔質コラーゲンスポンジの作製 
コラーゲン溶液を片方の端を閉じたテフロン®チューブに充鎮して，-80℃の環境下で 1
日間凍結した．その後，凍結乾燥機を用いて-50℃で 3 日間凍結乾燥し，続いて VACUUM 
DRYING OVEN を用いて 120℃で 1 日間真空熱架橋した．得られたコラーゲンスポンジを，
ジエチルエーテル，99%，90%，80%エタノールの順に 1 日ごとに浸漬させ，最後に脱気水
に 3 回浸漬することで，無配向コラーゲンスポンジ(Homogeneous Sponge (HS))を得た． 
 
2.2.3 走査型電子顕微鏡(SEM)観察 
コラーゲンスポンジを長軸及び短軸方向に切断し，アルミ製のステージにカーボンテー
プで固定した．オートファインコータ(JFC-1600, 日本電子)でスッパタリングを行い，白金
をコーティングした．試料は走査型電子顕微鏡(SEM, JSM-6390LM, 日本電子)で観察した． 
 
2.2.4 コラーゲンスポンジの配向度 
線維の方向を，画像解析ソフト(Ａ像くん®，旭化成エンジニアリング)の｢針状物解析｣の
手法を用いて測定した．配向の割合を示す配向度は次の式で求めた． 
 
配向度(%)＝Ｂ/Ａ×100 
A：180 ﾟまで 10 ﾟ刻みに分割した分割区間の数 
B：最大頻度の半分以下の区間数 
 
2.2.5 引っ張り試験 
USとHSの機械的性質を調べるため，それぞれの試験片を作製した．作製可能なスポンジ
サイズ及び試験機性能を考慮して，試験片は縦20mm，横10mm，厚さ0.6mmとなるように成
型し，その後DWに浸潤した．これらを島津卓上小型試験機（EZ Graph，島津製作所）に取
り付けて，引っ張り試験を行った． 
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2.2.6 細胞培養 
筋芽細胞にはマウス横紋筋由来株化細胞(C2C12 細胞, European Collection of cell culture)を
使用した(図 2-1)．100mm コラーゲンコートデッシュに 5,000cells/cm2の密度で C2C12 細胞
を播種し，増殖培地(Growth Medium (GM): 10%ウシ胎児血清(Thermo Fisher Scientific, 
Waltham, MA, USA)及び 1%抗生物質を含む High-glucose Dulbecco’s modified Eagle’s medium 
(HG-DMEM))で培養した．その後，37℃，5%CO2，95%大気，湿度 100%の環境下でサブコ
ンフルエント状態になるまで培養した．なお，培地は 2 日毎に交換した． 
 
 
図 2-1 (a：播種直後の細胞，b：サブコンフルエントの細胞) 
 
2.2.7 コラーゲンスポンジへの細胞播種 
サブコンフルエント状態のC2C12細胞を 0.25%Trypsin-EDTA solutionでコラーゲンコート
デッシュから剥離し，細胞を計数した．その細胞濃度から必要量の細胞懸濁液を 1,000rpm，
3分間遠心分離することで細胞を抽出した．GMに5.0×106cells/mLの細胞濃度で懸濁した後，
マイジェクター®(29G, テルモ)でコラーゲンスポンジの中心部に 1,000µL 注入播種した(図
2-3 (c))．その際，細胞懸濁液がスポンジ全体へ分散することを確認した．細胞播種後，コ
ラーゲンスポンジを 6well ディッシュに移し，GM に浸して 2 日間静置培養する事で培養骨
格筋を作製した． 
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2.2.8 コラーゲンスポンジの長期培養 
細胞を播種して 2 日間培養した培養骨格筋を，2 本のステンレスピンを間隔 20mm で配置
したポリカーボネート製の土台上に絹製縫合糸で固定した．培養液を分化培地
(Differentiation Medium (DM): 7%ウマ胎児血清(Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, USA)
及び 1%抗生物質を含む HG-DMEM)に交換し，1～5 週間培養した．なお，培養液は 1 日も
しくは 2 日毎に交換した(図 2-2)． 
 
 
図 2-2 コラーゲンスポンジの写真像 
(a) US, (b) HS, (c) 細胞播種後の US, (d) 培養途中の US 
 
2.2.9 等尺性収縮力測定 
所定期間の培養終了直後，定格容量 50mN の荷重センサ(LVS-5G, 共和電業)と微動ステー
ジを用いた自作の収縮力測定装置に[27]，白金平板電極間に培養骨格筋の長軸方向を挟み込
むように取り付けた．長さを調節して荷重の変化が安定するまで静置した後，培養液に
1.1V/mm，パルス幅 20msec の単発電気パルス刺激を印加し，培養骨格筋に惹起された等尺
性収縮力を測定した．電気刺激の信号源としては Function generator (WF1974, NF 回路ブロッ
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ク設計)を使用し，高速電力増幅器(HAS-4101, NF 回路ブロック設計)により増幅した．荷重
センサによって得られた信号は，動歪みアンプ(DPM-711B, 共和電業)及びデータロガー
(PCD-320A, 共和電業)を介し，500Hz のサンプリング周波数でデジタル化した． 
 
2.2.10 コラーゲンスポンジを用いた培養骨格筋の組織学的評価 
組織学的評価として，ヘマトキシリン・エオジン（HE）染色を行うためにパラフィン切
片を作製した．細胞播種した US・HS を PBS で洗浄後，10%ホルムアルデヒド（11-0705-7，
SIGMA-ALDRICH）で 24 時間固定した．固定後，ユニ・カセット®（Tissue-Tek）に入れ，
約 3 時間 DW で水洗した．その後，50%，70%，80%，90%，99%とエタノール濃度を変え
ながら各 1 時間置換を行い，十分に脱水した後でキシレンに 24 時間置換した．その後パラ
フィンに 1 時間，さらにもう一度パラフィンに浸漬した．浸漬後，熱した金属器にパラフ
ィンを流し込み，そこに検体を入れた後に氷上で半分包埋した．さらにユニ・カセットを
被せ，その上から再度パラフィンを流し込んだ．その後氷上で 1 時間以上置き，検体を完
全にパラフィンに包埋した．パラフィンブロックを金属器から取り外し，ミクロトームに
取り付けた後，厚さ 4µm で薄切した．厚さ 4µm のパラフィン切片を 20%エタノールに浸透
した後，45℃の DW に浸透した．浸透したパラフィン切片をスライドガラスで拾い，24 時
間室温で乾燥した． 
切片をキシレンに 10 分 3 回，90%エタノール，70%エタノールの各々に 2 分ずつ浸透し，
2 分間の流水洗浄後，脱パラフィンを行った．ヘマトキシリンに 10 分浸漬した後，10 分間
の流水，2 分間エオジンに浸けることにより組織を染色した．エオジン染色後軽く流水を行
い，70%エタノールに 15 秒間浸漬させてエオジンを封入した．純エタノールに 30 秒浸漬，
脱水を行い，キシレンに 2 分 3 回浸漬した．エンテランニューをスライドガラス上に 2～3
滴下し，カバーガラスを被せ封入した．エンテランニューの乾燥後，デジタルマイクロス
コープ（COOLSCOPE，Nikon）で観察した． 
 
2.2.11 有意差検定 
2 群間の標準偏差を等分散ではスチューデントの t 検定を，不等分散ではウェルチの t 検定
を用いた．なお，検定については n=3 以上のサンプルで行った．  
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2.3 結果 
2.3.1 走査型電子顕微鏡(SEM)観察 
US及びHSのSEM像を図2-3に示す．いずれも多孔質構造で無数の空孔が全体に広がり，
栄養の浸潤ができる血管様の構造を持っていた．0.16mm/s の速度で液体窒素中に浸漬して
得られた US では，コラーゲン凍結時に一方向に並んだ線維が多くなり，一軸方向に連通し
た空孔が無数に集合した構造体であった．また，空孔の大きさは 2 種類に大別でき，50µm
前後の小口径のものと 500µm 以上の大口径のものが形成されていた(図 2-3 (a, b))．一方，
-80℃環境下で静置して得られた HS では，空孔の偏りは少なく，その口径は 100～200µm 程
度であった(図 2-3 (c, d))． 
 
 
図 2-3 コラーゲンスポンジスキャフォールド 
US の微細構造(a：短軸, b：長軸)，HS の微細構造(c：短軸, d：長軸). Bar=100μm. 
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2.3.2 スポンジの配向率 
画像解析による角度計測値より得られた角度ヒストグラムを図 2-4 に示す．US では，断
面線維の配向角度が 80～90º に集中しており，この区間の割合が全体の約 60%を占めていた
(図 2-4(a))．一方 HS では，断面線維の配向角度は或る値に集中しておらず，全ての角度に
おいて均等な値を示していた(図 2-4(b))． 
 
 
 
図 2-4 配向度(上：US, 下：HS) 
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2.3.3 引っ張り試験 
各試験片に対して引張り試験を行い，得られた応力－ひずみ曲線を調べた．それぞれの
試験片における曲線はばらつきがあったため，代表的なものを図 2-5 に示す．US の線維方
向に対する応力が最大であった．しかしながら，US の線維の垂直方向に対する応力は HS
と同程度であり，いずれも低い値を示した．US は HS より，約 2 倍程度の歪みに耐えるこ
とができた． 
 
 
図 2-5 コラーゲンスポンジスキャフォールドの機械的強度 
 
  
0 
1 
2 
3 
4 
5 
6 
7 
8 
9 
10 
0 0.1 0.2 0.3 
S
tr
es
s 
（
k
P
a
）
 
Strain 
US vertical direction
US axial direction
HS
17 
 
2.3.4 HE染色 
US にシリンジを用いて C2C12 細胞を注入播種し，HE 染色した結果を図 2-6 に示す．短
軸断面像から，1 週目では小さな細胞集団がまばらに分布しており(図 2-6 (a))，3 週目でも
細胞の局在に変化は見られなかった(図 2-6 (c))．その後，5 週目では中央部に分布していた
細胞数が大きく減少した．また，スポンジを覆うような細胞集団が端部に観察できた(図 2-6 
(e))．長軸断面像からは，1 週目では細胞が一軸方向へ整列し，筋管へ融合し始め(図 2-6 (b))，
3 週目ではピンク色に染まった斑点(図中の円内)が長軸方向に並び，融合していた筋管が太
くなり長軸方向に伸長しているのが観察できた(図 2-6 (d))．その後，5 週目では，ピンク色
の斑点(図中の円内)がさらに大きくなり，中心部にあった筋管数が減少したが，端部の細胞
の筋管はさらに太くなった(図 2-6 (f))． 
 
 
図2-6 USのHE染色像 
1週目(a, b) ,3週目(c, d) , 5週目(e, f), 縦軸(a, c, e), 横軸(b, d, f) 
White bar = 200μm, Black bar = 50μm 
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US にシリンジを用いて C2C12 細胞を注入播種し，HE 染色した結果を図 2-7 に示す．短
軸断面像から，1 週目ではスポンジ全体に細胞が分布し(図 2-7 (a))，3 週目ではまばらに分
布していた細胞が中心部では減少し，ピンク色の斑点(図中の矢印)が現れ始めた．端部では
スポンジを覆うような局在として観察できた(図 2-7 (c))．その後，5 週目では中心部の細胞
が大きく減少し，ピンク色の斑点(図中の円内)が多数確認できた．また，端部の細胞集団が
さらに多く観察できた(図 2-7 (e))．長軸断面像から，1 週目では細胞がまばらに分布してお
り，細胞の整列などは観察できなかった(図 2-7 (b))．3 週目ではまばらに分布していた細胞
の局在が変化し，端部に細胞が多くなり，一軸方向に整列し，筋管へと分化していた(図 2-7 
(d))．その後，5 週目では端部にあった筋管がさらに太くなった．また，中心部でも細胞が
まばらに観察できたが，ピンク色に染まった斑点(図中の矢印)なども観察できた(図 2-7 (f))． 
 
 
図2-7 HSのHE染色像 
1週目(a, b) ,3週目(c, d) , 5週目(e, f), 縦軸(a, c, e), 横軸(b, d, f) 
White bar = 200μm, Black bar = 50μm 
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2.3.5 等尺性収縮力の測定 
細胞を播種後，培養して得られた培養骨格筋の等尺性収縮力を図 2-8 に示す．どちらのス
ポンジから作製した培養骨格筋も，1 週目から 5 週目へと培養期間に伴って収縮力が増加し
た．なお，US での 5 週目試料では，測定が困難であったため，n=2 となった．また，ここ
では示さないが，US から作製した培養骨格筋は激しい自己収縮運動を示した． 
 
 
図 2-8 培養コラーゲンスポンジの等尺性収縮力 
US (1wk: 74.4±12.3μN, 3wk: 353.8±33.1μN, 5wk: 959.4±159.7μN). 
HS (1wk: 98.8±10.5μN, 3wk: 154.4±22.5μN, 5wk: 381.3±11.5μN). 
Values are means±SE, n=4 (HS 5week: n=2)． 
 
2.4 考察 
US では，一方向に並んだ線維が多くなり，一軸方向に連通した空孔が無数に集合した構
造体であった(図 2-3(a, b))．この現象はコラーゲン溶液を一方向から凍結することによって
溶液内の氷晶が伸長し，これに伴って氷晶内から排泄されたコラーゲン分子が氷晶間に凝
集することにより一軸配向構造が形成されたと考えられる．本コラーゲンスポンジの作製
方法は，氷ポローゲンリーチング法と呼ばれるが，一軸配向構造はこの方法で作製された
構造物に見られる特徴である[14,28]．US のコラーゲン密度は HS と比べると 10％程度低く
なっているが，引張り試験の結果からは，コラーゲンスポンジの破断強度は US の方が大き
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かった(図 2-5)．これらのことから，物性への寄与はコラーゲンの密度よりも配向性の方が
大きいと考えられる．しかしコラーゲンスポンジの破断が起きていることから熱架橋の他
に，化学的架橋やコラーゲンとは別の高分子を組み合わせる，などといった様々なアプロ
ーチによってコラーゲンスポンジの強度の検討及びその向上が必要であると考えられる． 
Jana らは多孔質構造を持つスキャフォールドの中で筋芽細胞の培養を行い，多孔質構造は
筋芽細胞の分化及び筋管形成が可能な環境であると報告している[29]．本研究での HE 染色
の結果からも，コラーゲンスポンジ内の C2C12 細胞が接着し，分化する事で筋管を形成し
たと考えられる(図 2-6, 図 2-7)．また，機械的ストレスは筋分化に影響するとの報告があり
[30-32]，各スポンジをポリカーボネート製の土台に固定していたことから，ピン間方向に
張力が加わり，内部の細胞が伸長する事でストレッチ効果と同様の影響が筋細胞に現れ，
スキャフォールドの一軸配向に沿って分化が促進されたと考えられる．なお，本研究にお
いて，両スポンジとも培養期間に伴って大きさが小さくなり，スポンジの空孔も小さくな
っていた(図 2-6, 図 2-7)．筋管が成熟する事でスポンジへの張力が強くなりスポンジが縮ん
だと考えられる． 
細胞局在を比較すると，US では小さな細胞集団がまばらに分布していたが(図 2-7(a, c))，
HS ではスポンジ全体に細胞が分布していた(図 2-7(a, c))．US では SEM 画像で示されたよう
に，大口径の空孔にのみ細胞が入る事で細胞集団がまばらに局在したと考えられる(図 2-3(a, 
b))．一方，HS では空孔の大きさに偏りが少ないため，細胞が均一に入る事で全体に細胞が
分布したと考えられる(図 2-3(c, d))．つまり，各スポンジの作製方法が異なる事で空孔の形
が変化し，細胞の局在に違いが現れたと考えられる． 
筋芽細胞は数 µm～数十 µm の大きさであるので，作製したコラーゲンスポンジの空孔は
十分に栄養を浸潤させることができると考えられる．また，細胞が一方向に配向していた
ことから，大型の培養骨格筋を作製するために適切な環境であったと思われる．しかし，
生体組織では 100µm よりも距離がある場合に，栄養及び酸素の浸潤が少なくなる事が知ら
れている[33]．培養期間に伴い，スポンジが縮む事で空孔が小さくなり密になったため，栄
養の供給路が狭くなり，細胞に届く栄養が減少したと考えられる．そのため，スポンジ中
心部の細胞が死滅していき，その染色像であるピンク色に染まった斑点が増えたと考えら
れる． 
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US では中央部に分布していた細胞数が大きく減少し，スポンジを覆うような細胞集団が
端部に観察できた(図 2-6(e))．また，中心部にあった筋管数が減少したが，端部の細胞の筋
管がさらに太くなった(図 2-6(f))．一方，HS では中心部の細胞が大きく減少し，端部の細胞
が多くなった(図 2-7(e))．また，一軸方向に整列した筋管が端部でさらに太くなった(図 2-7(f))．
これらは栄養が良く届く外側部の分化が促進される事でスポンジを覆うように筋管が発達
したと考えられる．等尺性収縮力については，US では収縮力の増加量が大きく，HS では
収縮力の増加量が小さいものの(図 2-8)，両スポンジとも培養期間に伴って収縮力が増加し
ていた．これらは，培養期間に伴い細胞の分化・成熟が促される事で収縮力が強くなった
と考えられる．ただし，HS の方が US と比べると分化している細胞が多く，細胞死の量も
少ない様に観察できるにも関わらず，収縮力は US の方が大きく，培養期間に伴いその差が
大きくなった(図 2-8)．この理由としては，US の方が HS よりも太い筋管が形成され，大き
な収縮力を示したと考えられる．すなわち，収縮力は単なる細胞数ではなく，分化・成熟
の程度による影響が大きいと思われる．このため，US では激しい自己収縮運動を示してい
たと考えられる． 
今後は，収縮運動をするための適度な柔軟性を持ちつつ，栄養の供給路を確保するため，
化学架橋などでスポンジの構造を維持させる必要性について検討する必要があると思われ
る． 
 
2.5 結言 
組織深部への栄養供給が可能であり，かつ老廃物の外部への排除が可能な，連通孔を有
するスポンジ状のスキャフォールドの作製を目指した．さらに，一軸配向環境を作る事で
筋細胞の融合を促した．これらにより，従来の培養骨格筋より大型化にも成功した．しか
しながら，培養に伴ってスキャフォールドが凝集するために空孔を維持することができず，
徐々に栄養供給路の確保が困難となり，短期的には全体の細胞が生存していたものの，長
期的に全体の細胞を生存させる事ができなかった．今後，スポンジ構造の維持が可能であ
れば，大きく成熟した組織の構築及びその維持が可能と考える． 
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3.1 序言 
一般に，細胞に対する細胞外からの影響は，生体で生じる複雑な要因を極力排除するた
めに培養細胞が用いられることが多い．筋細胞においても同様で，生体筋など in vivo によ
る検討では血流の変化など複雑な生理作用を含むため，筋細胞への直接的な効果を検証で
きないことが原因である．しかしながら，平面培養した筋細胞では収縮特性や機能的特性
の評価が困難である．他にも，長期間組織構造を維持する事ができないために成熟した骨
格筋への影響が評価できないなど問題を抱えている．そのため，骨格筋組織の構築には骨
格筋の発生過程と同様に筋芽細胞から組織を構築し，機能的特性の評価が可能なモデルが
望まれている． 
移植物として成熟した組織を in vitro で構築し移植する事が望ましいが，生体組織と置換
できるほどの機能を有する in vitro での組織構築は出来ていない．Yamazaki らは収縮・弛緩
特性を持つ三次元培養骨格筋の構築に成功しているが[18]，組織構築における細胞の濃度に
ついて詳しく検討されていない．そこで，本章では，種々の細胞濃度での培養筋構築及び
培養について検討した． 
 
3.2 方法 
3.2.1 細胞培養 
マウス横紋筋由来株化細胞(C2C12 細胞，European Collection of cell culture)を使用した．
100mm コラーゲンコートデッシュに 5,000cells/cm2の密度で C2C12 細胞を播種し，GM で培
養した．その後，37℃， 5%CO2，95%大気，湿度 100%の環境下でサブコンフルエント状
態になるまで培養した． 
 
3.2.2 人工腱の作製 
細胞を除去し，脱エラスチン線維化した食用ブタ大動脈(東京芝浦臓器製)を使用した．培
養筋作製において人工腱の役割を持つ生体由来無細胞組織の作製方法について示す．表層
組織をハサミとピンセットを用いて剥離し，1～2cm 程度の大きさに切り分けた．液体窒素
により表層組織剥離後の組織を凍結し，凍結乾燥機(FDU-1200，EYELA 東京理化器械株式
会社)を用いて 24 時間凍結乾燥した．凍結乾燥後，各組織の重さを測定し，滅菌処理のため
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VACUUM DRYING OVEN(VR-320，ADVANTEC 東洋株式会社)を用いて 120℃の真空下で熱
架橋処理を 24 時間行った．その後，ph7.4， 0.01M Tris ，ELASTASE(Worthigton) 0.57u/ml，
塩化カルシウム((無水)特級，純度 95.0%以上，キシダ化学株式会社 ) 10mM アジ化ナトリ
ウム(特級試薬，シグマ アルドリッチ ジャパン株式会社)0.02%の濃度でエラスターゼ溶液
を作製し，フィルター滅菌を施した．組織の重さ 1 に対しエラスターゼ溶液の液量を 100
とした液比の溶液に試料を浸し，ELECTRIC DRYING OVEN(FS-420，ADVANTEC 東洋株式
会社)を用いて 37℃下で 72 時間ゆっくり振とうさせ，エラスチン線維を分解した．エラス
ボール(指定医薬品，好中球)100mg に生理食塩水を 10ml 加えて粉末を良く溶かした後に，
2.5ml に対して pH8.0 0.01M Tris-buffer(SIGMA-ALDRICH) 50ml に加えてエラスボール溶液
を作製した．脱エラスチン処理後に，作製したエラスボール溶液にブタ胸部大動脈を 4℃下
で 72 時間浸してエラスターゼの活性を失活性させた．その後，80%エタノールに 72 時間浸
す事でリン脂質を除去し，PBS(DULBECCO’S PHOSPHATE BUFFERED SALINE， D8537，
SIGMA)に 72 時間浸して洗浄し，使用まで 4℃下で保存した． 
 
3.2.3 人工腱の成形 
KE-1310ST(信州シリコーン)と CAT1310(信州シリコーン)を 60mm ディッシュ上で 10：1
の割合で混ぜあわせ，50℃環境下で 24 時間硬化させ無細胞生体由来組織成形用足場を作製
した．その後，無細胞生体由来組織用足場を 80％エタノールに 30 分間付け置きする事で滅
菌した．清潔下にて PBS 内に保存していた無細胞生体由来組織を切り開き，無細胞生体由
来組織足場上で生倹トレパン(DISPOSABLE BIOPSY PUNCH，BP-30F，kaimedical)を用いて
直径 3mm の大きさに成型し，さらに生倹トレパン(DISPOSABLE BIOPSY PUNCH， BP-10F，
kaimedical)を用いて直径 1mm の穴を中央部にあけ，これを人工腱とし使用した(図 3-1)．な
お，PBS 内に 4℃下で保存した． 
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図 3-1 人工腱の成形 
 
 
3.2.4 培養筋の足場作製 
厚さ 3mm のポリカーボネート板を 24mm2 の大きさに成型し，中央に 12mm の間隔で
0.7mm の穴をボール盤で空け，0.7mm のキルシュナー鋼線(MIZUHO Co.ltd)を差し込む事で
固定した．表面に細胞接着を防ぐためのシリコーンシートを足場に敷いた(図 3-2)． 
 
 
図 3-2 培養筋の培養足場 
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3.2.5 培養筋の作製 
Cellmatrix TypeⅠ-A(新田ゼラチン)と 10×MEM ハンクス(新田ゼラチン)と再構成用緩衝液
(新田ゼラチン)を 8:1:1 の割合になるように懸濁したものをコラーゲンゲル溶液とし，上記
で計算した細胞を 1.0×107cells/ml，3.0×107cells/ml，6.0×107cells/ml，9.0×107cells/ml の濃度に
なるようにコラーゲンゲルと懸濁した．コラーゲンゲルは常温中でゲル化するため，ゲル
懸濁作業は氷冷内にて作業した．上記の培養筋足場のキルシュナー鋼線部に成型した人工
腱を取り付け，余分な水分を吸引した．人工腱と人工腱の間に均一になるようにコラーゲ
ンゲル溶液を 100µl 播種し，30 分間 37℃，5%CO2，95%大気，湿度 100%の環境下でゲル化
を促進させ，培養筋を作製した(図 3-3, 図 3-4)． 
 
 
図 3-3 播種直後の培養筋 
 
 
図 3-4 培養筋の培養模式 
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3.2.6 培養筋の培養方法 
培養筋作製後，2 日間 GM にて静置培養し，DM に交換後，37℃，5%CO2，95%大気，湿
度 100%の環境下で 5 日間培養した．なお，培地は 2 日毎に交換した． 
 
3.2.7 培養筋の組織構造評価 
培養終了後，培養筋を HE 染色した．10%中性緩衝ホルムアルデヒド液(11-0705-7,シグマ 
アルドリッチ ジャパン株式会社)を用いて 18 時間以上の組織固定を施した．50%エタノー
ルに 1 時間浸し攪拌し，70%,80%,90%,99.5%エタノールをそれぞれ 30 分間浸しながら攪拌
し，100%エタノールに交換し 1 時間浸しながら攪拌させ培養筋の脱水作業を行った．その
後，培養筋をキシレンに 24 時間置換し組織に対し，パラフィンの浸透が効率よく行える環
境にした．そして，パラフィンに 1 時間浸し，純度の高いパラフィンに 23 時間パラフィン
に置換した後，パラフィンブロックを作製した．ミクロトームを使用し，作製したパラフ
ィンブロックを 4µm の大きさの切片に切り分け，20%エタノールの表面に切片を浮遊させ
引き延ばし，40℃の DW の表面に切片を浮遊させ，スライドガラス上に切片をすくい乾燥
させた．乾燥させた切片をキシレンに 20 分間，90%,70%エタノールに 10 分間ずつ段階的に
浸し，流水に 2 分間さらし，ヘマトキシリンに 10 分間浸した．その後，流水に 10 分間さ
らし，エオジンに 2 分間浸し，余分な液を流水で軽く流し，70%エタノールに 15 秒間，90%
エタノールに 30 秒間，キシレンに 3 分間浸し，キレート剤にて試料を封入し，カバーガラ
スを乗せる事により細胞の組織断面を観察した．観察はデジタルマイクロスコープ
(COOLSCOPE, Nikon)を使用した． 
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3.3 結果 
3.3.1 HE染色 
濃度別培養筋の組織断面を HE 染色した(図 3-5)．細胞濃度が濃くなる程，細胞様相が変
化していた． 
 
 
 
 
 
図 3-5 細胞濃度別培養筋の HE 断面(左：bar = 200µm，右：bar = 50µm). 
(a：1.0×107 cells/ml，b：3.0×107 cells/ml，c：6.0×107 cells/ml，d：9.0×107 cells/ml) 
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3.4 考察 
濃度別培養実験においては 3.0×107cells/ml より細胞濃度が濃い培養筋は中央付近の細胞
形態が変化している様相を示した．つまり，細胞が密に存在する事で栄養の供給できず，
細胞に届く栄養が減少したと考えられる．そのため，培養筋内部の細胞が死滅していき，
その染色像であるピンク色に染まった斑点が増えたと考えられる．これらのことから，細
胞の様相が前章の結果と一致し，培養筋では細胞濃度を 3.0×107cells/ml より濃くすると細胞
の維持が困難になることが示唆された． 
 
3.5 結言 
培養筋における細胞濃度として 1.0×107cells/ml が細胞の状態を維持しつつ培養が可能で
ある細胞濃度条件だと考えられる．次章以降では培養筋の細胞濃度を 1.0×107cells/ml に固定
する． 
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第 4章 
 
電気刺激による培養筋の影響検討 
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4.1 序論 
これまで二次元で C2C12 細胞培養し，電気刺激を与えることによる形態変化，タンパク
発現量の変化が報告されている[34]．また，ラット骨格筋由来の筋芽細胞(L6 細胞)に対して
分化誘導培地交換後，電気刺激をせずに通常培養した群と培養中に電気刺激をした群と比較
し，分化誘導の効果を示す事が報告されている[35]．しかし，二次元で培養した筋芽細胞は
筋線維へ成熟させることや筋管細胞を長期間維持することが困難である．このことから，in 
vitro での成熟した培養骨格筋の構築は未だ成されていない．本章では，長期間の培養が可能
な培養筋に対して，先行研究を参考に電気刺激条件を設定し，分化・成熟を誘導することで
筋線維へ成熟させるためのアプローチとして電気刺激培養を試みた． 
 
4.2 方法 
4.2.1 細胞培養 
C2C12 細胞を用いた．なお，詳細な手順については 3.2.1 に示した． 
 
4.2.2 人工腱の作製 
培養筋作製に必要な人工腱としてブタ大動脈脱エラスチン処理を施した．なお，詳細な
手順については 3.2.2 に示した． 
 
4.2.3 人工腱の成形 
ブタ大動脈脱エラスチン処理したものを成形し人工腱として使用した．なお，詳細な手
順については 3.2.3 に示した． 
 
4.2.4 培養筋の足場作製方法 
培養筋の培養足場としてポリカーボネートとキルシュナー鋼線を用いた培養足場を作製
した．なお，詳細な手順については 3.2.4 に示した． 
 
4.2.5 培養筋作製方法 
電気刺激について検討するために 1.0×107cells/ml の細胞濃度で培養筋を作製した．なお，
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詳細な手順については 3.2.5 に示した． 
 
4.2.6 培養筋の培養方法 
培養筋作製後，2 日間 GM にて静置培養し，DM に交換後，37℃，5%CO2，95%大気，湿
度 100%の環境下で 6，7 日間培養した．なお，培地は 2 日毎に交換した． 
 
4.2.7 電気刺激用培養筋の培養方法 
2 日目より 7 日間矩形波電気刺激(5V，2ms，0.5Hz)与えながら培養した群(表 4-1)，刺激を
与えずに培養した群(con)を比較した．また，刺激に対する経時的な影響を検討するために，
1，4，7 日間刺激を与えながら培養した． 
 
表 4-1 電気刺激パラメータ 
刺激時間 
(5V，0.5Hz， 2ms) 
 24h / 1d 
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4.2.8 電気刺激装置の概要 
三次元培養筋に対して電気刺激を与えながら培養するために電気刺激印加装置を作製し
た．高さ 40mm，横幅 14mm，厚さ 3mm，の大きさのポリカーボネート製の板にボール盤を
用いて穴を開け，L 字型に切り抜いた白金をプラスチックネジで固定し電極とした．また，
高さ 24mm，横幅 14mm，厚さ 3mm のポリカーボネートを挟み足場である 24mm ポリカーボ
ネートを固定できるようにした(図 4-1)．6 well プレート，35mm2の蓋部に高さ 14mm，横幅
3mm の穴を 2 つあけ，電極を取り付け，液状シリコーンを用いて電極と蓋の穴の隙間を固定
したものを電気刺激印加部とした(図 4-2，図 4-3)．また，電気刺激を与えるための電気刺激
装置 KS-402U(ユニークメディカル株式会社)(図 4-4)を下記に示す． 
 
 
図 4-1 白金電極作製 
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図 4-2 6well プレート蓋部改造図 
 
  
 
図 4-3 電気刺激印加部 
 
 
図 4-4 電気刺激装置 
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4.2.9 等尺性収縮力の測定 
培養終了直後，荷重センサ(LVS-5G；定格容量 50mN，共和電業)と微動ステージで作られ
た装置に GM(抗酸化剤含有)を満たし培養筋を取り付けた．取り付けた培養筋を培養時の長
さになるまで調節し荷重の変化が安定するまで静置し収縮力を測定した．電気パルスの信
号源として Function generator(WF1974，NF 回路ブロック設計)を使用し，高速電力増幅器
(HAS-4101，NF 回路ブロック設計)により増幅した信号を培養液に印加した．培養筋の長軸
方向を挟み込むように白金平板電極を配置し電気刺激を印加した．荷重センサによって得
られた信号は動くひずみアンプ(DPM-711B，共和電業)およびデータロガー(PCD-320A，共
和電業)を介して数値化した．電圧：1.1V / mm，パルス幅：20msec，の単発パルスを印加し，
500Hz のサンプリング周波数で収縮力を測定した(図 4-5)． 
 
 
図 4-5 収縮力測定装置 
 
4.2.10 培養筋の組織構造評価 
電気刺激実験後，収縮力を測定した後の培養筋を HE 染色した．なお，詳細な手順につい
ては 3.2.7 に示した． 
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4.2.11 培養筋の生化学解析 
遺伝子発現量を調べるためにリアルタイム PCR を行った．収縮力を測定した後，三次元
培養筋を半分に切断し，PBSに 5分間浸し，－30℃で凍結保存したものを試料として用いた．
また，サンプル調整の試薬として RNA queous -4PCR(AM1914，Ambion)，を用いた．試料を
氷中解凍し，Lysis/Bindin Buffer を滴下し，試料をすり潰し液状に変え，64%エタノールを加
えた．試料溶液を Filter 付き collection tube に滴下し，4℃，10000 rpm で 1 分間遠心分離をし，
フィルターを通り抜けた液を廃棄し，wash solution♯1 を 700µl 滴下し，10000rpm で 1 分間遠
心分離をし，フィルターを通り抜けた液を廃棄した．wash solution♯2/3 を 500µl 滴下し，
10000rpm で 1 分間遠心分離をし，フィルターを通り抜けた液を廃棄した．この作業を 2 度
繰り返した．Elution solution を 80℃に温めたものを 40µl 滴下し，10000rpm で 1 分間遠心分
離をし，再度 80℃の Elution solution を 10µl 滴下し，10000rpm で 1 分間遠心分離をし，フィ
ルターを廃棄し，cDNA を抽出した．抽出した cDNA，High Capacity RNA-to-cDNA Kit(Applied 
Biosystems)内の 2×RT Buffer，20×Enzyme Mix，9：10：1 の割合に混合し，37℃の環境下で 1
時間反応させ，95℃で 5 分間温め，反応を止めた.D.W.，SYBR Green PCR Master mix(Applied 
Biosystems)，Forward Primer，Reverse Primer を 7.2：10：0.4：0.4 の割合で混合したものを 48 
well plate(Applied Biosystems)を 1 穴に 18µl ずつ滴下し，抽出した cDNA を 2µl 入れ，Step One 
Real-Time PCR System (Applied Biosystems)を用いて検出した．また，未知の cDNA を 5 段階
5 倍希釈して作製した検量線から相対的な値を求めた(表 4-2)． 
 
表 4-2 リアルタイム PCR の Forward Primer， Reverse Primer 
遺伝子 Forward Primer Reverse Primer 
MyoD 5’-TGGAGATGCGCTCCACTATG-3’ 5’-ACTACAGTGGCGACTCAGATGC-3’ 
myogenin 5’-GGTGCCCAGTGAATGCAACT-3’ 5’-GCTGTCCACGATGGACGTAAG-3’ 
Gapdh 5’- TGCACCACCAACTGCTTAG-3’ 5’-GGATGCAGGGATGATGTTC-3’ 
Myf-6 5’- TGCACCGGCTGGATCAG-3’ 5’- CTGGAATGATCCGAAACACTTG-3’ 
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4.3 結果 
4.3.1 電気刺激を与えながら培養した培養筋の収縮力 
電気刺激条件 2 で電気刺激を与えながら 1，4，7 日間培養した培養筋の収縮力を示した．
7 日間電気刺激を与えながら培養した培養筋が最も高い収縮力を示した(図 4-6)． 
 
 
図 4-6 電気刺激培養による収縮力の経時変化 
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4.3.2 電気刺激を与えながら培養した培養筋の組織染色 
組織断面を HE 染色した結果を示す．培養筋播種直後，培養 2 日後の培養筋では，培養筋
播種直後は細胞が丸くなり，培養 2 日後には細胞が細くなる事が示された．また，培養筋自
体も細くなっている事が分かった(図 4-7)． 
電気刺激を与えずに 9 日間培養した培養筋と 2 日間培養し，24 時間毎日刺激(5V， 0.5Hz)
与えながら 7 日間培養した培養筋では，収縮力の測定値に差が生じていたが，組織断面の違
いを確認する事ができなかった(図 4-8～10)． 
 
 
 
図 4-7 培養 0，2 日目の培養筋 HE 断面 
(a,c：培養 0 日目，b,d：培養 2 日目，a,b：Bar=100µm，c,d：Bar=25µm) 
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図 4-8 電気刺激培養による HE 染色像の経時観察 
(a,c：培養 3 日目，b,d：培養 2 日目から１日電気刺激，a,b：Bar=100µm，c,d：Bar=25µm) 
 
 
 
図 4-9 電気刺激培養による HE 染色像の経時観察 
(a,c：培養 6 日目，b,d：培養 2 日目から 4 日電気刺激，a,b：Bar=100µm，c,d：Bar=25µm) 
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図 4-10 電気刺激培養による HE 染色像の経時観察 
(a,c：培養 6 日目，b,d：培養 2 日目から 4 日電気刺激，a,b：Bar=100µm，c,d：Bar=25µm) 
 
4.3.3 電気刺激を与えながら培養した培養筋の遺伝子発現(条件 2) 
24h/1d の刺激を与えながら 7 日間培養した培養筋は ctrl に比べ Myf-6 の発現量が増加した
(図 4-11)． 
 
 
図 4-11 24h/1d の刺激を与えながら 7 日間培養した培養筋の遺伝子発現 
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4.4 考察 
7 日間電気刺激を与えながら培養した培養筋は収縮力が強くなった．これは，ピンに固定
された培養筋が電気刺激により収縮活動を示しトレーニングの役割を果たすことによって，
配向に対する整列がより早くなり，サルコメア構造の構築が早まる事で，収縮力が強くなっ
たと考えられる．つまり，低負荷の電気刺激条件が培養筋の収縮力に良い影響を与えると考
えられる．HE 染色により横断面の組織断面を観察したが，細胞数や，筋分化に関する違い
が確認できなかった．筋細胞の構造的な変化ではなく筋細胞の分子的な変化が収縮力の変化
に大きく寄与していると考えられる．また，遺伝子発現の結果からMyf-6の発現量が増加し，
myogenin は差がなかった．これは，myogenin が発現した後に，タンパク質に翻訳される事
で培養筋の機能に影響を与え Myf-6 の発現が開始する時には，myogenin 遺伝子が分解されて
いるのが原因だと考えられる． 
 
4.5 結言 
7 日間電気刺激を与えながら培養した培養筋は収縮力が強くなり，電気刺激による分化・
成熟を早めることに成功した．今後は，長期間の培養に加え，電気刺激を与えながら培養す
ることで生体筋のような成熟した筋線維を構築できる可能性がある． 
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第 5章 
 
温熱ストレスによる培養骨格筋の収縮応答 
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5.1 序論 
骨格筋は体温調節に大きな役割を果たしており，人体に必要な熱量の約半分を発生して
いるとされる．そのため，骨格筋に対する外部からの温度変化（温熱ストレス）の影響は，
古くから検討されてきた．温熱ストレスは生体筋に様々な影響を与える刺激であり，適度
な期間・温度の温熱ストレスは代謝活性や有害物質排出能力の向上，筋萎縮予防，損傷に
対する再生促進の効果がある[10, 36-40]．しかし過負荷の温熱ストレスでは細胞増殖の抑制
効果や細胞死の誘発などの悪影響を及ぼす[41,42]． 
これまでに温熱ストレスによる骨格筋の収縮特性に対する影響として，収縮力の低下[40]
あるいは増加[43]など，筋収縮力への直接的な影響の他，筋細胞の増殖[44]や分化[45]など，
筋構築への影響などが報告されており，これらは加えられる熱の強度と期間によって影響
されることも知られている．しかしながら，筋肉の収縮機能に対する温熱ストレスの影響
については，未だ不明瞭な点も多い． 
生体筋に対する温熱ストレスは収縮特性について評価する事は容易であるが，血流量の
増加やホルモンの働きにより純粋な筋肉の温熱ストレス効果の評価が困難である[27]．一方，
筋細胞に温熱ストレスを与える事で純粋な筋肉の温熱ストレス効果を評価する事ができる
が，収縮特性について適切に評価するのは困難である．つまり，筋細胞から収縮活動を測
定できる組織を構築できれば，純粋な筋肉に対する温熱ストレスの影響を評価でき，かつ
温熱ストレスが収縮活動に及ぼす影響の評価も可能である． 
本研究では，筋組織への直接的な温熱ストレスの影響を評価すべく，培養筋の収縮力に
対する温熱ストレスの影響を，以下の 3 条件に分けて検討した．1.分化初期段階に温熱スト
レスを与える事で起こる収縮力の変化，2.温熱ストレスが収縮力に与える直接的な影響，そ
して，3.2 の後に通常体温に戻して培養を継続する事で起こる影響，である．これらから温
熱ストレスが培養筋の収縮特性に及ぼす効能を評価することで，温熱ストレス評価法とし
ての有用性を検討した． 
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5.2 方法 
5.2.1 細胞培養 
C2C12 細胞を用いた．なお，詳細な手順については 3.2.1 に示した． 
 
5.2.2 人工腱の作製 
培養筋作製に必要な人工腱としてブタ大動脈脱エラスチン処理を施した．なお，詳細な
手順については 3.2.2 に示した． 
 
5.2.3 人工腱の成形 
ブタ大動脈脱エラスチン処理したものを成形し人工腱として使用した．なお，詳細な手
順については 3.2.3 に示した． 
 
5.2.4 培養筋の足場作製方法 
培養筋の培養足場としてポリカーボーネートとキルシュナー鋼線を用いた培養足場を作
製した．なお，詳細な手順については 3.2.4 に示した． 
 
5.2.5 培養筋作製方法 
電気刺激について検討するために 1.0×107cells/ml の細胞濃度で培養筋を作製した．なお，
詳細な手順については 3.2.5 に示した． 
 
5.2.6 培養骨格筋の培養 
培養筋作製後，2 日間 GM にて静置培養し， DM に交換後，37℃，5%CO2，95%大気，
湿度 100%の環境下で 1～4 週間培養した．なお，培地は 2 日毎に交換した． 
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5.2.7 温熱ストレス予備実験 
予備実験を行う事で，温熱ストレスの時間を決定した．培養終了直前の 12～48時間に 39℃
の温熱ストレスを与え，収縮力を測定した．なお，培養期間は分化誘導開始からそれぞれ 7，
21 日目になるように培養した．7 日間培養した温熱ストレスを与えた培養筋の収縮力は変
化しなかったが，21 日間培養した温熱ストレスを与えた培養筋の収縮力は 24 時間と 48 時
間の温熱ストレスによって有意に低下した．これらの結果から，温熱ストレスを与える時
間を 24 時間と 48 時間に決定した． 
 
5.2.8 温熱ストレス 
温熱ストレスは以下 2 種類の条件を与えた．1) 培養作製後，2 日間 GM で培養し，DM で
1～3 週間培養した培養筋に 24，48 時間 39℃の温熱ストレスを培養終了直前に与えた．2) 培
養した培養筋に 24，48 時間 39℃の温熱ストレスを分化誘導開始直後もしくは 1～3 週間に
なる直前に与え，37℃環境下に戻して 5，7 日間培養を継続した．また，温熱ストレスを与
える前に培養液を交換し，温熱ストレスを与えている間の培地交換は行わなかった．なお，
37℃環境下での培地交換は 2 日毎に行った． 
 
5.2.9 収縮特性の測定 
培養終了直後，収縮機能として 3 つの方法解析を行った．1）収縮力： 電気刺激を印加
し収縮力の最も高い点と刺激印加前の点の差を収縮力とした．2）収縮速度：電気刺激を印
加した点から（電気刺激開始点から入力終了点の中間点）収縮力の最も高い点までにかか
った時間を収縮速度とした．3）弛緩速度：収縮力の最も高い点から収縮力の値が半減する
までにかかった時間を弛緩速度とした．なお，収縮力測定装置の詳細な使用方法は 4.2.11
に示した． 
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5.3 結果 
5.3.1 培養筋の収縮特性 
培養作製後，2 日間 GM で培養し，DM で 1～4 週間培養した．収縮力測定の結果，１週
間から 3 週間にかけて収縮力が有意に増加した．3 週間と 4 週間の収縮力に差はなかった(図
5-1)．収縮速度測定の結果，1 週間培養の培養筋の収縮速度と 2 週間培養の培養筋の収縮速
度に差はなかった．2 週間培養の培養筋の収縮速度よりも 3 週間培養の培養筋の収縮速度が
有意に速くなった．また，3 週間培養の培養筋の収縮速度よりも 4 週間培養の培養筋の収縮
速度が有意に遅くなった(図 5-2)．弛緩速度測定の結果，全ての培養期間で弛緩速度の差は
なかった(図 5-3)． 
 
 
図 5-1 培養に伴う収縮力の変化 
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図 5-2 培養に伴う収縮速度の変化 
 
図 5-3 培養に伴う弛緩速度の変化 
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5.3.2 温熱ストレス予備実験 
培養作製後，2 日間 GM で培養し，DM で 1，3 週間培養した．培養した培養筋に与える
温熱ストレスの期間を決定するために 6～48 時間 39℃の温熱ストレスを培養終了直前に与
えた．収縮力測定の結果，培養 1 週間では温熱ストレスによる収縮力への影響はなかった
が(図 5-4)，培養 3 週間では 24 時間以上の温熱ストレスにより有意に収縮力が低下した(図
5-5)． 
 
図 5-4 直接収縮力に影響を及ぼす温熱ストレス(1w) 
 
図 5-5 直接収縮力に影響を及ぼす温熱ストレス(3w) 
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5.3.3 収縮特性に影響を及ぼす急性温熱ストレス 
培養作製後，2 日間 GM で培養し，DM で 1～3 週間培養した．培養した培養筋に 24，48
時間 39℃の温熱ストレスを培養終了直前に与えた．なお，温熱ストレスを与える時間は予
備実験の結果から決定した．収縮力測定の結果，培養 1 週間では温熱ストレスによる収縮
力への影響はなかった．2 週間・3 週間共に培養した培養筋の収縮力よりも 24，48 時間温
熱ストレスを培養終了直前に与えた培養筋の収縮力が低下した(図 5-6)．収縮速度測定の結
果，全ての培養期間で温熱ストレスによる収縮速度への影響はなかった(図 5-7)．弛緩速度
測定の結果，全ての培養期間で温熱ストレスによる弛緩速度への影響はなかった(図 5-8)． 
 
 
図 5-6 収縮力に影響を及ぼす急性温熱ストレス 
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図 5-7 収縮速度に影響を及ぼす急性温熱ストレス 
 
 
図 5-8 弛緩速度に影響を及ぼす急性温熱ストレス 
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5.3.4 温熱ストレスによる経時的変化 
培養作製後，2 日間 GM で培養し，DM で 1～4 週間培養した．培養した培養筋に 24，48
時間 39℃の温熱ストレスを分化誘導開始直後もしくは 1～3 週間になる直前に与え，37℃環
境下に戻して 5，7 日間培養を継続した．等尺収縮力測定の結果，1 週間培養した培養筋の
収縮力よりも 24，48 時間温熱ストレスを与えてから常温に戻した培養筋の収縮力が低下し
た．2 週間培養した培養筋の収縮力よりも 24，48 時間温熱ストレスを与えてから常温に戻
した培養筋の収縮力が増加した．培養 3，4 週間の培養筋では温熱ストレスによる収縮力へ
の影響はなかった(図 5-9)．収縮速度測定の結果，全ての培養期間で温熱ストレスによる収
縮速度への影響はなかった．また，弛緩速度測定の結果，2 週間培養した培養筋の弛緩速度
のみ，収縮速度が遅くなった(図 5-11)． 
 
 
図 5-9 収縮力に及ぼす温熱ストレスの経時的変化 
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図 5-10 収縮速度に及ぼす温熱ストレスの経時的変化 
 
 
図 5-11 収縮速度に及ぼす温熱ストレスの経時的変化 
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5.3.5 収縮特性に及ぼす温熱ストレスの経時的比較 
培養した培養筋に 24，48 時間 39℃の温熱ストレスを培養終了直前に与えた収縮力と常温
に戻して 7 日間培養を継続した後の収縮力の増加量を比較した． 
2週間培養の培養筋の収縮力の値から 1週間培養の培養筋の収縮力の値の差を基準とした
ところ，24，48 時間 39℃の温熱ストレスを与えた後に常温に戻して 7 日間培養を継続した
後の収縮力は増加した(図 5-12)． 
3週間培養の培養筋の収縮力の値から 2週間培養の培養筋の収縮力の値の差を基準とした
ところ，24，48 時間 39℃の温熱ストレスを与えた後に常温に戻して 7 日間培養を継続した
後の収縮力は増加した(図 5-13)． 
4週間培養の培養筋の収縮力の値から 3週間培養の培養筋の収縮力の値の差を基準とした
ところ，24，48 時間 39℃の温熱ストレスを与えた後に常温に戻して 7 日間培養を継続した
後の収縮力は増加した(図 5-14)． 
 
 
図 5-12 収縮力に及ぼす温熱ストレスの経時的比較(2w) 
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図 5-13 収縮力に及ぼす温熱ストレスの経時的比較(3w) 
 
 
図 5-14 収縮力に及ぼす温熱ストレスの経時的比較(4w) 
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5.4 考察 
通常温度で培養した培養筋の収縮力は培養に伴って増加した(図 5-1)．培養に伴い細胞の
分化・成熟が促される事で収縮機構が形成されたと考えられる．先行研究では 1～2 週間ま
での間に筋管への融合が活発に行われ，3 週間以降，成熟に向かうことで急激に収縮力が増
加すると考察されている[27]．先行研究と比べ収縮力の値が大きくなっている．それは，継
代数が若いため増殖・分化能力が高く収縮力が大きく増加したと考えられる．つまり，本
研究で収縮力が増加した要因は分化成熟に伴う収縮機構の成熟であり，先行研究と一致す
ると考えられる(図 5-1)．収縮・弛緩速度測定の結果から，2 週間から 3 週間培養に掛けて
収縮速度が有意に速くなり，3 週間から 4 週間培養に掛けて収縮速度が遅くなった（図 5-2,
図 5-3）．生体骨格筋では，筋芽細胞のパターンに反映され筋線維が決定される．つまり，
C2C12 の起原が速筋繊維であるため，培養に伴って収縮機構が形成され安定することで収
縮速度が速くなったと考えられる． 
温熱ストレスは生細胞に様々な影響を与える．Goto や Desplanches らは，温熱ストレスに
より骨格筋の収縮力の増加や減少させると報告している[43,46]．Yamaguchi らの報告では温
熱ストレスは筋芽細胞の増殖や融合・分化を誘導する．また，39°の温熱ストレスを 24～48
時間与えると筋融合計数が有意に増加すると報告している[45]．Sato らは，温熱ストレスは
融合・分化，筋管の幅を太く誘導する可能性があると報告している[47]．本研究では，直接
収縮特性に影響を及ぼす温熱ストレス，温熱ストレスの後の影響，純粋な温熱ストレスの
影響に分け考察する． 
直接収縮力に影響を及ぼす温熱ストレスの結果から，1w では変化がなかったが，2,3w で
は収縮力が低下した(図 5-6)．これらは温熱ストレスにより分化に影響を与えたが，温熱ス
トレスを与えた後の 1，2 日間の短い期間に行われる分化促進効果では収縮構造に対する影
響は少なく，収縮機能の低下によるものだと考えられる．また，収縮・弛緩速度は温熱ス
トレスによる変化がみられなかった(図 5-7,図 5-8)．温熱ストレスは収縮・弛緩速度に影響
を与えない事が示唆される． 
分化誘導後すぐに温熱ストレスを与えて培養した結果，温熱ストレスを与える時間が長
い程収縮力が低下した(図 5-9)．これは，増殖期から分化期への移行が抑制されたため，融
合が未熟になり，収縮機構の構築が遅れることで収縮力が弱くなったと考えられる．一方，
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培養 2 週間では 24，48 時間温熱ストレスを与えてから培養した培養筋の収縮力が増加した．
分化誘導 1 週間後に温熱ストレスを与えたので分化が温熱ストレスにより促進されること
で，コントロールよりも収縮力が高くなると考えられる(図 5-9)．しかし，温熱ストレスに
よる収縮・弛緩速度への影響はなかった(図 5-10，図 5-11)． 
温熱ストレスを与えた直後と通常培養後を比較する事によって培養初期段階の影響を経
時的に評価した．培養した培養筋に 24，48 時間 39℃の温熱ストレスを培養 1 週間直前に与
えた収縮力の値と 37℃環境下に戻して 7 日間培養を継続した後の収縮力の差を比較した．
温熱ストレスを与えた後 1 週間培養する事によってコントロールよりも収縮力が高くなっ
た(図 5-12)．温熱ストレスにより分化・融合が促される事や筋管の幅が大きくなるなどの影
響を与えるという報告から，分化・融合の期間がコントロールよりも早まることで収縮力
が増加したと考えられる． 
培養した培養筋に 24，48 時間 39℃の温熱ストレスを培養 2,3 週間直前に与えた収縮力と
37℃環境下に戻して 7 日間培養を継続した後の収縮力の増加率を比較した．温熱ストレス
を与えた直後は収縮力の低下がみられるが，その後培養する事によってコントロールの培
養筋と同等程度まで収縮力が増加した(図 5-12,図 5-13,図 5-14)．上記の現象は 2 つの要因が
考えられる．それは，1）収縮力が低下したが培養する事で収縮力が回復した．2）収縮力
が低下した後に収縮力が増加した．39℃の温熱から HSP が発現する事が知られており，細
胞の保護などの役割を持つ事から 1）の場合では収縮力の低下は一過的なもので回復した可
能性がある．また，温熱ストレスには筋萎縮を予防する効果や，筋肉の損傷の再生効果な
どもあり，2)は温度上昇により培養筋が損傷を起こす事で収縮力の低下が起きた後に，温熱
ストレスによる分化・成熟が増進する事で収縮力の増加が起きたと説明できる．  
 
5.5 結言 
本研究から，培養骨格筋を用いることで，温熱ストレスが筋肉の収縮機能に与える純粋
な影響が評価し得ることが示唆された．今後，温熱ストレスによる収縮力の低下と収縮力
の回復については，さらに検討を進める必要がある． 
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培養骨格筋における疲労と回復の検討 
  
58 
 
6.1 緒論 
骨格筋は力発揮という力学的な仕事をする器官であり，収縮弛緩を繰り返す可塑性に富
み高い弾性率を有している．その為，骨格筋を構成する骨格筋細胞は他の細胞とは異なっ
た構造を有している．骨格筋組織は一軸方向に配向した筋線維の束で成り立っており，筋
線維内には筋原線維が多数存在している．増殖した筋芽細胞は互いに融合することで多核
の筋管細胞へと分化し，さらに成熟すると筋原線維となり，細く長い形態をとるようにな
る．また，筋の収縮方向に細く長い構造を有する．そのため，収縮によって 1 軸方向に発
生した力が腱を伝わることで収縮力を発揮することができる[48]． 
骨格筋組織は生体内に存在するアクチュエータとみなす事ができ，電気をエネルギー源
とする機械的なアクチュエータと比べ，ATP をエネルギー源とする骨格筋組織は柔軟でエ
ネルギー変換効率が高い特性を持つ．また，電気刺激に同調して収縮運動を引き起こす事
が可能であり[49]，その収縮力は電気刺激に応じて制御可能なため，工学的な応用が期待さ
れている[50]．しかしながら，生体組織である骨格筋は収縮弛緩の繰り返すことで筋機能の
低下を引き起こす筋疲労と呼ばれている．生体の疲労は大きく末梢性疲労と中枢性疲労に
分類することができる．現在，筋疲労を解析する上での実験的なモデルが必要だが，末梢
性疲労に関する有用なモデルは少なく疲労回復についての現象は未だ解明されていない． 
 本章では，三次元培養骨格筋がバイオアクチュエータとして長期的な駆動が可能になる
条件を検討した．培養格筋は完全強縮を起こす電気刺激を与え続けると収縮力が減少して
いく事がわかっている．三次元培養骨格筋に電気刺激を与えてから収縮するまでの時間か
ら持続的な単収縮，完全強縮を起こす条件を求めた．持続的な単収縮を起こす周波数，完
全強縮を起こす最低の周波数とそれを上回る周波数による三次元培養骨格筋の収縮力の変
化について調べた．また，意図的に三次元培養骨格筋の収縮力を 0μN にまで減少させ，回
復力の検討を行った． 
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6.2 方法 
6.2.1 細胞培養 
C2C12 細胞を用いた．なお，詳細な手順については 3.2.1 に示した． 
 
6.2.2 人工腱の作製 
培養筋作製に必要な人工腱としてブタ大動脈脱エラスチン処理を施した．なお，詳細な
手順については 3.2.2 に示した． 
 
6.2.3 人工腱の成形 
ブタ大動脈脱エラスチン処理したものを成形し人工腱として使用した．なお，詳細な手
順については 3.2.3 に示した． 
 
6.2.4 培養筋の足場作製法 
培養筋の培養足場としてポリカーボーネートとキルシュナー鋼線を用いた培養足場を作
製した．なお，詳細な手順については 3.2.4 に示した． 
 
6.2.5 培養筋作製方法 
電気刺激について検討するために 1.0×107cells/ml の細胞濃度で培養筋を作製した．なお，
詳細な手順については 3.2.5 に示した． 
 
6.2.6 培養骨格筋の培養 
培養筋作製後，2 日間 GM にて静置培養し，DM に交換後，37℃，5%CO2，95%大気，湿
度 100%の環境下で 3 週間培養した．なお，培地は 2 日毎に交換した． 
 
6.2.7 収縮力測定 
培養終了直後，収縮力をサンプリング周波数 5000Hz で測定した．なお，収縮力測定装置
の詳細な使用方法は 5.2.9 に示した． 
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6.2.8 疲労誘導電気刺激 
収縮力測定後，単縮・強縮を誘発するための電気刺激条件を示した．単縮誘導電気刺激
として 2Hz の周波数を採用し，強縮誘導電気刺激として 15Hz の周波数を採用した(図 6-1)．
筋疲労について検討するために，単発パルスの電気刺激により収縮力を測定し，疲労誘導
電気刺激を 10 分間与え続けたのち，再び単発パルスの電気刺激による収縮力を測定するこ
とで，疲労誘導電気刺激による筋収縮力の変化を測定した．疲労誘導電気刺激は以下 3 つ
の条件を採用した．1)不完全強縮に移行させない最大頻度の刺激として 2Hz 与えた．2)完全
強縮から不完全強縮に移行させない最低頻度の刺激として 15Hz 与えた．3)完全強縮に移行
後さらに高頻度の刺激として 100Hz 与えた(図 6-2)． 
 
図 6-1 電気刺激と筋収縮効果の関係 
（医歯薬出版社：生理学第２版（東洋療法学校協会編）より引用） 
 
 
図 6-2 筋疲労誘発刺激 
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6.2.9 疲労誘導電気刺激からの回復 
電気刺激により低下した 15Hzと 100Hzが疲労ではなく損傷による収縮力の低下であるか
を検討した．疲労誘導電気刺激後，培養筋を培養環境に戻し 24 時間培養を継続した．その
後，収縮力測定装置に再度取り付け，単発パルスの電気刺激を用いて収縮力を測定した． 
 
6.2.10 疲労困憊からの回復 
培養筋の収縮運動に必要なグルコースや栄養素を含む培養液を取り除くことで，収縮力
の値を 0µN にした．その後，培養筋を新たな培養液に浸すことで収縮力の回復速度を検討
した．培養筋の単発パルスによる収縮力の測定後，容器内の増殖培地を取り除き，容器内
の培養筋を PBS で数回洗浄した．培養筋を洗浄後，容器内を PBS で満たし，PBS の収縮力
が 0µN になるまで 15Hz の電気刺激を流し続けた．収縮力が 0µN になったのを確認後，容
器内の PBS を取り除き， 容器内を増殖培地で満たし，経時的(0min，1min，2min，3min，
4min，5min，10min，20min，30min)に単発パルスを用いて収縮力の変化を測定した． 
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6.3 結果 
6.3.1 疲労誘導電気刺激 
疲労誘導電気刺激後の収縮力の変化を経時的に示した．完全強縮を誘導した電気刺激で
は経時的な収縮力の低下が観察できた．周波数が 15Hz の場合，収縮力は一時間後，元の収
縮力の約 60%まで減少し，周波数が 100Hz の場合，収縮力は一時間後，元の収縮力の約 10%
まで減少した．周波数が 2Hz の場合，収縮力の低下はおきなかった(図 6-3)． 
 
 
図 6-3 収縮力の変化 
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6.3.2 疲労誘導電気刺激からの回復 
継続した培養により周波数が 15Hzの刺激を与えた培養筋では収縮力の 90%まで回復したが， 
100Hz の刺激を与えた培養筋では収縮力の 10%のままで回復が行われなかった(図 6-4). 
 
図 6-4 強縮刺激による収縮力の低下と回復 
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6.3.2 疲労困憊からの回復 
PBS 内で周波数が 15Hz の電気刺激を流し続けた培養筋は 15 分後，収縮力が 0µN になっ
たことが確認された.その後，培養液によって収縮力が回復していく事が確認できた．また，
培養液を入れて 10 分後に元の収縮力の約 90%まで回復している事が確認できた(図 6-5). 
 
 
図 6-5 増殖培地での収縮力の回復力 
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6.4 考察 
単縮の疲労誘導刺激を与え続けたが，収縮力は低下しなかった．生体における収縮運動
は強縮であり，単縮では筋疲労の誘発が発生せず，収縮力を維持し続けられる可能性があ
る．強縮の疲労誘導刺激では 15Hz,100Hz 両方の刺激にて収縮力の低下が観察された．生体
筋と同様に収縮運動を続ける事による収縮力の低下が観察された．また，15Hz の刺激を与
えた培養筋は約 90%近くまで収縮力の回復が観察でき，疲労による収縮力の低下である事
が示唆された．しかしながら，100Hz の刺激を与えた培養筋では収縮力の回復が観察できず，
培養筋に何らかの損傷を与えたと考えられる．15Hz，100Hz 共に強縮運動を示しているた
め，筋機能的な収縮運動に違いがないと考えられる．そのため，収縮運動とは異なる原因
により培養筋に損傷が生じたと推察できる． 
疲労困憊状態の培養筋の回復の結果から，0%からの収縮力回復は早いが，元の収縮力の
値に戻るには時間がかかることがわかった(図 6-5)．細胞はコラーゲンゲル内の外側に多く
存在するため，培養液に浸した直後にグルコース等の栄養を取り込み，表面部から徐々に
細浸透が行われていくため，収縮力が完全に回復しきらないのは，培養液の浸潤速度によ
るものだと考えられる．このことから，培養筋の体積を小さくすることで，短時間での回
復が可能であると考えられる． 
 
6.5 結論 
三次元培養骨格筋に電気刺激を与えてから収縮するまでの時間から持続的な単収縮，完
全強縮を起こす条件を求めることができた．持続的な単収縮を起こす周波数，完全強縮に
より収縮力の低下が起きたが，培養を継続することで収縮力の回復させることに成功した．
また，培養筋の収縮力を 0µN にまで減少させたが，培養液に浸すことで収縮力の回復が確
認できた．今後，培養筋を用いた筋疲労による収縮力の低下について詳細に検討する必要
がある． 
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平面培養を用いる細胞シートでは，生体組織の持つ三次元構造を構築できず,長期間組織
構造を維持する事ができない．移植物として成熟した組織を in vitro で構築し移植する事が
望ましいが，生体組織と置換できるほどの機能を有する in vitro での組織構築は出来ていな
い．この事から三次元状の組織を作り出す事は極めて重要である． 
移植片として応用が期待できるスポンジスキャフォールドを用いた培養筋の大型化を目
指した第 2 章では，血管様構造を有する多孔質コラーゲンスポンジスキャフォールドを開
発し，培養骨格筋の構築について記した．5 週間に及ぶ培養によって肉眼で自己収縮運動す
る大型の培養骨格筋の作製に成功した． 
生理学的な動物を用いた生理的モデルは生体の様々な要因が関与する．このことから物
理的・化学的な刺激が骨格筋に直接どのような影響を与えるのかを詳しく調べることが困
難である．そのため，細胞から作製した培養筋を用いることで電気刺激・温熱ストレス・
筋疲労に対する影響を検討した．第 3 章では，三次元培養筋の構築に最もよい細胞濃度に
ついて検討した．7 日間の培養では 1.0×107cells/ml の細胞濃度が最も正常な組織断面であり，
3.0×10
7
cells/ml 以上の細胞濃度では細胞死の様相を示しており，培養筋の構築において不適
切であると示唆された．第 4 章では，矩形波電気刺激を培養筋に与えながら培養し，等尺
性収縮力と組織断面について検討した．低周波数の矩形波電気刺激によって等尺性収縮力
が増加する事が示唆された．筋線維へ成熟させるためのアプローチとして電気刺激培養の
可能性が示された．第 5 章では，温熱ストレスによる培養筋の収縮特性について包括的に
検討した．温熱ストレスによって低下した等尺性収縮力は通常培養温度に戻すことで回復
する事が示唆された．第 6 章では，培養筋に電気刺激を与えてから収縮するまでの時間か
ら持続的な単収縮，完全強縮を起こす条件を求めた．持続的な単収縮を起こす周波数，完
全強縮により収縮力の低下が起きたが，培養を継続することで収縮力の回復させることに
成功した． 
収縮特性をもつ骨格筋モデルは創薬へのモデルや人工食肉，培養アクチュエータなど応
用例は多岐にわたり，今後当該研究が組織工学において重要な意味を持つと考えられる． 
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